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Resumen
Se diseña un mecanismo de articulación de rodilla para una prótesis externa, es decir el prototipo 
puede ser usado en personas con amputaciones del tipo transfemoral, con el fin de contribuir a 
la sociedad al brindar soluciones a favor de las personas con capacidades especiales. Se toma 
en consideración los aspectos más relevantes para el desarrollo de la marcha humana protésica 
normal como son: nivel de actividad física, medidas antropométricas, materiales adecuados para 
la construcción, estabilidad y confort entre otros. Luego de realizar un análisis extensivo y proceso 
de diseño y rediseño se construyó un prototipo funcional, que en el futuro podrá ser probado en 
personas que así lo requieran.
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Abstract 
The research aims the mechanical development prototype of a mechatronic external knee prosthesis 
for transfemoral amputation type. The prototype in process of development is considered to be an 
intelligent prosthesis since it is able to be to be controlled by signals from the biological body. The 
designing of the process of the knee mechanism is detailed in this document. The aspects considered in 
development are: the mechanical relationship with the human body and the human motion analysis, as 
principal function of the prosthesis that enables to determine the forces involved in the development of 
the motion, the angles of knee displacement and motion speed. The strain distribution under different 
compressive load conditions were simulated by using the finite element method.
Keywords: Anthropometry, prosthesis, amputation, biomechanics, transfemoral.
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Introducción
De acuerdo con el Consejo Nacional de Dis-
capacidades del Ecuador (CONADIS). En ecua-
dor 397233 personas tiene algún tipo de disca-
pacidad y aproximadamente 193905 personas 
tienen algún tipo de discapacidad física en todo 
el país. De esta cifra 4620 personas tienen disca-
pacidad física en la provincia de Imbabura[1].
La “Fundación prótesis para la vida” cuenta 
con un estimado de 201 pacientes protetizados 
para una amputación del tipo transfemoral, que 
provienen de distintas partes del Ecuador.
En la actualidad el desarrollo de tecnología 
para mejorar la calidad de vida es cada vez más 
importante, así también los diferentes tipos de 
prótesis se han rediseñado para proporcionar a 
la persona protetizada, la posibilidad de realizar 
una marcha humana controlada y estabilidad 
cuando se encuentra de pie.
El análisis de la marcha humana contribuye 
en la determinación de los principales paráme-
DOI: http://dx.doi.org/10.5821/sibb.23.1.4821
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tros del prototipo tales como: peso, fuerza, equi-
librio, determinación del material.
La Construcción de un mecanismo de arti-
culación de rodilla para prototipo de prótesis 
externa mecatrónica contribuye en el desarrollo 
de una prótesis inteligente capaz de ser contro-
lada por señales biológicas, proporcionando un 
mejor control de la prótesis durante las diversas 
fases de la marcha.
El diseño final propuesto se obtiene luego de 
realizar tres bocetos de prótesis, establecer fac-
tores de selección adecuados y cambios respec-
tivos con el fin de desarrollar una prótesis me-
catrónica en la Universidad Técnica del Norte.
Para una primera fase de desarrollo del pro-
totipo, su principal función es la de restablecer 
la capacidad de bipedestación en personas, es 
decir comenzar a usar una prótesis definitiva 
esto implica realizar la marcha a una velocidad 
baja en  superficies planas sin obstáculos como 
bordillos o escaleras.
Materiales y método
Prótesis de rodilla externa
Una prótesis de rodilla externa transfemo-
ral como su nombre lo indica es una prótesis 
exclusiva para una persona que ha sufrido una 
amputación a nivel transfemoral (Fig. 1) y son 
conocidas generalmente como prótesis por en-
cima de la rodilla.
Las prótesis mecánicas utilizan la fricción en-
tre componentes para tener un mayor control al 
realizar la marcha humana y pueden clasificarse 
por su constitución monocéntrica (Fig. 2a) y po-
licéntricas (Fig. 2b).
El término “inteligente” en las prótesis de 
miembros inferiores indica que la prótesis es 
capaz de cambiar su respuesta al caminar. Este 
concepto surgió una vez que la electrónica se 
aplicó al campo prótesis por el profesor Flores y 
sus colaboradores en el MIT, durante la década 
de los 70 [2].
Las prótesis inteligentes (Fig. 3) utilizan siste-
mas de control para las diversas fases de la mar-
cha con el fin de reproducir una marcha mas 
natural.
En las prótesis de pierna existen aún algunos 
problemas, por ejemplo, los amputados que uti-
lizan prótesis mecánicas requieren entre 10-60% 
más energía metabólica que las personas con 
sus extremidades inferiores completas, depen-
diendo de la velocidad de caminado, el estado 
físico de la persona, la causa de la amputación, 
Figura 1 (izquierda). Prótesis de rodilla transfemoral.
Figura 2 (derecha). Prótesis mecánicas a) Monocéntrica b) Policéntrica.
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el nivel de amputación, y las características de la 
prótesis. Además, los amputados caminan entre 
10-40% más lento que las personas intactas [3].
La creación de una prótesis inteligente pro-
porciona al paciente protetizado un mayor con-
trol al realizar una marcha humana, además de 
reducir la energía metabólica utilizada al cami-
nar, debido a que la fuerza motora va a ser pro-
porcionada por el mecanismo de accionamiento 
de la rodilla.
Características de la prótesis
Para determinar las características del proto-
tipo es indispensable analizar el movimiento de 
flexo-extensión que realiza la rodilla, y seleccio-
nar un sujeto de estudio. 
La flexo-extensión es el movimiento princi-
pal de la rodilla. Su amplitud se mide a partir de 
la posición de referencia definida de la siguiente 
manera: el eje de la pierna se sitúa en la prolon-
gación del eje del muslo (Fig. 4, pierna derecha). 
Figura 4. Flexión de la rodilla.
Figura 3. Prótesis inteligente.
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De perfil, el eje del fémur continúa sin ninguna 
angulación. Con el eje del esqueleto de la pierna. 
En la posición de referencia, el miembro inferior 
posee su máxima longitud. [4]
Murray et al.(1964) midieron con un electro-
goniómetro el rango de movimento en el plano 
sagital durante la marcha. Se observó la exten-
sión completa o casi completa en el inicio de la 
fase (0% del ciclo) con el contacto del talón, y 
al final de la fase portante antes de despegar los 
dedos (alrededor del 60% del ciclo) se observa la 
máxima flexión(aproximadamente 60°) durante 
la mitad de la fase de oscilación.[5]
Para la actividad física que implica una mar-
cha humana es necesario 60° de flexión en la 
rodilla, el prototipo cuenta con 80° de flexión 
suficientes para la ejecución de la misma.
Para determinar las dimensiones del prototi-
po, se toma en consideración los segmentos que 
constituyen muslo, pie y pierna en característi-
cas de longitud y masa a partir de estudios an-
tropométricos.
Se selecciona una persona de estudio de gé-
nero masculino y adulta con una estatura de 
1,72 m y 65 kg de masa para aplicar los estudios 
antropométricos que constan en la tabla I.
Los datos de la tabla I son estudios de una 
población de América del Norte, presentan va-
riaciones de acuerdo a la población del Ecuador, 
sin embargo nos proporciona valores cercanos. 
Para la tabla I (H y M) corresponden a la estatu-
ra y masa de la persona respectivamente.
Los resultados de las dimensiones del proto-
tipo de acuerdo al sujeto de estudio se muestran 
en la tabla II, estos valores son referenciales y se 
diseña el mecanismo con valores inferiores para 
evitar dificultades al usar el prototipo.
El ancho de la pierna y muslo es difícil deter-
minar debido a que esta consta de músculos y 
tejido adiposo, es por ello que se toma en consi-
deración 105 mm de ancho como máximo para 
tener un prototipo estético.
El resumen de las caracteísticas de la prótesis 
se muestra en la tabla III:   
Selección de materiales
Los materiales que constituyen la prótesis 
son elegidos de acuerdo a las cargas que soporta 
la prótesis y es a la vez dependiente del nivel de 
actividad del paciente.
No existe un material adecuado para todos 
los pacientes protetizados, sino más bien se debe 
tomar en consideración las aspiraciones que tie-
ne el paciente respecto a la prótesis y su estilo 
de vida.
Es necesario que el prototipo soporte el peso 
del cuerpo humano, además de  ser lo más livia-
no posible. Por tal motivo se usa generalmente 
en prótesis comerciales los siguientes materia-
les: aleaciones de aluminio, titanio, fibra de car-
bón, acero y polímeros.
Se hace uso de un software que contiene una 
amplia variedad de materiales comerciales con 
3,0225 kgMasa de la pierna
0,42 mDimensión de la pierna
1,72 mLongitud
65 kgMasa
0,0145M0,0465 M0,1 M Masa
0,152H0,246 H0,245 HLongitud 
PiePierna Muslo 
Tabla 1. Datos antropométricos de los segmentos corporales de la extremidad inferior[6].
Tabla 2. Dimensiones de la pierna.
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sus propiedades y facilita la selección del mate-
rial más adecuado, haciendo uso de dichas pro-
piedades al establecer valores máximos y míni-
mos, como se muestra en la tabla IV.
Los materiales que cumplen con las condi-
ciones de la tabla IV son aleaciones de titano, 
acero aleado, carburo de silicio, alúmina, alea-
ciones de zinc y aleaciones de aluminio, siendo 
el carburo de silicio un material que no se ha 
probado en prótesis al igual que la alúmina, sino 
más bien en la elaboración de herramientas en-
tre otras aplicaciones, son eliminados de la lista 
con ayuda del software.
Para seleccionar el material más adecuado se 
hace uso de tablas comparativas de acuerdo con 
las relaciones de propiedades entre materiales, 
como se muestra en la figura 5 y figura 6.
Las gráficas de materiales de las fig. 5 y fig. 
6 se resumen en la tabla V en orden ascendente 
de acuerdo a lo siguiente: el material con mejo-
res características se ubica en la posición 1 y a 
continuación los materiales restantes toman sus 
posiciones, como se observa en la tabla v.
De acuerdo a los parámetros antes mencio-
nados, el material más adecuado es seleccionado 
de la tabla V y es el aluminio por su buena rela-
ción límite elástico – densidad y relación precio 
– densidad. 
En el Ecuador podemos encontrar aleaciones 
de aluminio 6061 y 7075 T6, la primera aleación 
se usa en la fabricación de bicicletas y marcos de 
ventanas entre otras aplicaciones, mientras que 
la aleación 7075 T6, también llamada aluminio 
Prodax se utiliza para matricería por sus buenas 
características para mecanizar.
Es por ello que se decide utilizar aluminio 
7075 T6 en la fabricación del mecanismo; sus 
propiedades se muestran en la tabla VI.
Resultados
Diseño de la articulación
El modelo del mecanismo cuenta con un es-
pacio interior en el cual se ubica un actuador 
lineal que genera la fuerza motora para la arti-
culación de la rodilla. El mecanismo completo 
1.kgPeso del paciente
3 kgPeso máximo
Ancho: 0.105 m
Largo: 0.420 m
Dimensiones
80°Flexión y extensión
TransfemoralÚtil para amputación
Nivel de actividad física 1 
(espacios interiores sin obstáculos)
Nivel de actividad
MonocéntricaTipo de rodilla
DescripciónCaracterística
Tabla 3. Cacterísticas del prototipo de rodilla.
MPa500100Límite elástico
USD/kg401Precio 
kg/m380002600Densidad
RelaciónValor máximoValor mínimoPropiedad
Tabla 4. Propiedades de un material para prótesis.
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Figura 5. Gráfica de materiales Límite elástico – densidad.
Figura 6. Gráfica de materiales Precio – densidad. 
34Acero inoxidable
23Aleaciones de Zinc
42Aleaciones de titanio
11Aleaciones de Aluminio
Relación
precio – densidad
Relación
límite elástico –densidad
Material
Tabla 5. Selección del material.
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se puede observar en la fig. 8.
El mecanismo consta de varias partes, una 
parte móvil que efectúa el movimiento de fle-
xión y una parte fijada a la extremidad del pie 
a través de un pilón (pilar de metal que unirá 
la rodilla al pie protésico) y acoples respectiva-
mente, además cuenta con pasadores que per-
miten el movimiento rotacional de la articula-
ción y la transmisión de fuerza del actuador al 
mecanismo, como se muestra en la figura 8.
A continuación se detallan individualmente 
las partes constitutivas del mecanismo de rodilla 
monocéntrica mostrada en la fig. 8 y su función 
en la tabla VII. 
1.m3Densidad 
570 MPaLímite de tracción 
505Límite elástico 
0.33Coeficiente de Poisson
72000 MPaMódulo elástico
ValorPropiedades
Reducir el contacto entre los pasadores y el 
mecanismo.
Rodamientos6
Servir de guía en las articulaciones.Pasadores5
Sujeción entre el mecanismo y la cuenca de la 
persona protetizada.
Acople superior de 
pirámide
4
Proveer la fuerza motora para la flexión de la 
rodilla durante las fases de un ciclo de marcha.
Actuador lineal3
Contener el actuador lineal y proveer soporte a los 
componentes restantes de la prótesis como el pie.
Estructura base2
Referenciar el ángulo de la rodilla de flexión de 
acuerdo a la acción del cilindro neumático.
Parte móvil1
FunciónNombreNro
Tabla 7. Descripción y función de las partes del mecanismo.
Tabla 6. Propiedades del aluminio 7075 T6 [8].
Figura 7 (izquierda). Espacio del actuador a) 18,5 cm b) 5,2 cm.
Figura 8 (derecha). Mecanismo de rodilla.
La forma de cada componente se ajusta a los 
movimientos requeridos con el fin de evitar in-
terferencia entre componentes así como sus di-
mensiones. 
Los elementos que se fabrican son la estruc-
tura base, la parte móvil y los pasadores, los ele-
mentos constitutivos restantes tales como cuen-
ca o encaje, adaptadores de cuenca, acople de 
pirámides, pilón entre otros son seleccionados 
debido a que son elementos estándares de uso 
en todas las prótesis.
Selección del actuador
Para la selección del actuador se estudia el 
proceso de marcha humana a fin de determinar 
la fuerza necesaria del actuador durante un ciclo 
de la misma. (ver figura 9)
El ciclo de marcha normal inicia con el con-
tacto del talón con la superficie del suelo y ter-
mina con el siguiente contacto del mismo talón 
[9] (ver figura 10)
Figura 10. Ciclo de la marcha[9].
Figura 9. Marcha humana[9].
La cantidad relativa de tiempo gastado du-
rante cada fase del ciclo de la marcha según el 
Instituto de Biomecánica de Valencia, a una ve-
locidad normal de 100 a 115 pasos por minuto 
es:
1. Fase de apoyo: 60% del ciclo
2. Fase de balanceo: 40% del ciclo
3. Doble apoyo: 20% del ciclo.
Al analizar el ciclo de marcha de acuerdo a la 
figura 9, se puede observar que la fase más im-
portante se produce en la fase de apoyo de un 
solo soporte, ya que durante esta fase, el cuerpo 
es soportado en una sola pierna, así entonces en 
esta fase el mecanismo de la rodilla soporta la 
mayor carga.
Los dos principales momentos (Fig. 11) que 
actúan alrededor del centro del movimiento de 
la articulación son: El momento de flexión sobre 
la pierna producto del peso corporal y su bra-
zo de palanca “a” y el momento de extensión de 
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contraposición producto de la fuerza del mús-
culo cuádriceps a través del tendón rotuliano y 
su brazo de palana “b” [10].
El torque es un producto de la fuerza mus-
cular principal aceleradora de la región corporal 
y la distancia perpendicular de la fuerza desde 
el centro del movimiento de la articulación[10].
Ecuación 1: Torque en la articulación de la 
rodilla [10]
Para el cálculo de la fuerza en el modelo de 
prótesis se toma en cuenta la distancia perpen-
dicular a la fuerza aplicada en la parte móvil del 
dispositivo, como se muestra en la fig 12. 
Durante la marcha normal los momentos 
generados en la rodilla debido a la reacción del 
pie de apoyo con la superficie del suelo varían a 
través de todas las fases del ciclo de la marcha, es 
decir que los momentos articulares que se gene-
ran por parte de los músculos varían en todo el 
ciclo de marcha.
Las figuras 13 y 14 proporcionan una gráfica 
de los ángulos y momentos articulares que se ge-
neran en la rodilla durante un ciclo de marcha, 
expresada en porcentajes.
A través del análisis de la figura 14 es posi-
ble determinar los puntos críticos o de mayor 
esfuerzo en función del torque que se genera 
por el peso de la persona y a través de la figu-
ra 13 es posible determinar el ángulo en el que 
se encuentra la rodilla cuando ocurre el mayor 
esfuerzo. Esto es posible ya que las gráficas se 
encuentran en función del ciclo de marcha ex-
presado en porcentajes.
Los mayores momentos articulares, de acuer-
do a la fig 14, se encuentra en la fase de apoyo, es 
decir dentro del 60% inicial del ciclo de marcha 
y durante la fase de oscilación disminuyen, esto 
se debe a que durante la fase de apoyo la rodilla 
está bajo la compresión ejercida por el peso del 
cuerpo, mientras que en la fase de balanceo u 
oscilación solamente el peso de la pierna ejerce 
sobre la rodilla una fuerza de tracción.
• Fase de apoyo. > Una sola pierna recibe 
el peso del cuerpo (compresión).
• Fase de oscilación. > La gravedad influ-
ye sobre el peso de la pierna (tracción).
Así entonces en función de la masa de la 
persona protetizada se obtiene el momento ne-
cesario durante la marcha de la figura 14 y en 
función de dicho momento articular se calcula 
la fuerza necesaria del actuador.
Es evidente que los momentos máximos se 
presentan los puntos 1, 2, 3 y 4 como se observa 
en las figuras 13 y 14 corresponden a 2.86, 15.71, 
0 y 12.86 grados de flexión en la articulación de 
la rodilla. 
Los momentos articulares están en función 
del peso de la persona en estudio como se mues-
tra en la figura 14 así entonces, la ecuación 2 
se utiliza para los puntos 1 y 2, la ecuación 3 se 
utiliza para el punto 3 y la ecuación 4 se utiliza 
para el punto 4, ecuaciones que se obtienen del 
análisis de la figura 13.
Ecuación 2: Momento articular máximo para 
el punto 1 y 2 de análisis
Ecuación 3: Momento articular para el punto 
3 de análisis 
Ecuación 4: Momento articular para el punto 
4 de análisis
La tabla VIII muestra los resultados obteni-
dos de las  ecuaciones 2, 3 y 4 con los datos de la 
persona en estudio. 
La fuerza necesaria del actuador se determi-
na a partir del análisis de momentos articulares 
en los puntos 1, 2, 3 y 4 de la sección anterior, 
como se muestra en la tabla VIII y del brazo de 
palanca dependiente de la geometría del modelo 
de rodilla como se muestra en la figura 15 para 
un ángulo de flexión de 0°.
Los segmentos BC y CA de la figura 15 per-
manecen constantes, mientras que el segmento 
BA varía según el ángulo de flexión en la rodilla, 
el ángulo ACB es 100 grados para una flexión de 
0 grados en la rodilla y el brazo de palanca que 
determine el torque empieza en C y es perpen-
dicular al segmento BA.
Es importante considerar que la dirección de 
aplicación de la fuerza por parte del actuador es 
la misma del segmento BA, que varía durante los 
T = F.d
T = 0,4 Nm / kg
T = 0,3 Nm / kg
T = 0,25 Nm / kg
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Figura 11 (izquierda). Momentos articulares [10].
Figura 12 (derecha). Articulación de la rodilla a 0 grados de flexión.
Figura 13. Ángulos de la articulación durante la marcha[7].
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Ángulo de 
flexión
Relación 
matemática
Momento 
articular
Puntos de 
análisis
12.860,25 Nm / kg16.25 NmPunto 4
00,3 Nm / kg19.5 NmPunto 3
15.71°0,4 Nm / kg26 NmPunto 2 
2.86°0,4 Nm / kg26 NmPunto 1
Tabla 8. Análsis de momentos articulares.
Figura 15. Geometría del modelo.
Figura 14. Momentos generados durante la marcha[7].
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diferentes grados de flexión, así entonces el bra-
zo de palanca de aplicación de la fuerza también 
varía en longitud, como se muestra en la figura 
16.
Con la ecuación 1 se determina la fuerza nece-
saria para el actuador, en donde “T” corresponde 
al momento articular de la tabla VIII y “d” la dis-
tancia (segmento CD) perpendicular a la fuerza de 
dirección ADB de acuerdo a la figura 16 y dirigida 
hacia la articulación de la rodilla ubicada en C.
Los resultados obtenidos se muestran en la ta-
bla IX, para seleccionar el ángulo de flexión con 
el que se realiza el diseño.
Se realiza el análisis para 4 puntos que corres-
ponden a 4 diferentes grados de flexión o exten-
sión de la articulación de la rodilla, debido a que 
la mayor fuerza para el actuador es para el punto 
1  se trabaja para 2.86 grados de flexión.
La velocidad lineal del actuador es dependien-
te de la velocidad angular de la articulación de la 
rodilla, se toma en consideración una velocidad 
de 2,16 Km/h como velocidad baja de marcha 
humana, y corresponde a 46 pasos por minuto.
Cada ciclo de marcha contiene la acción de 2 
pasos, así entonces 46 pasos corresponde a 23
ciclos de marcha con un tiempo de duración 
de 2,6 segundos para cada ciclo de marcha.
La Figura 17 muestra la magnitud de la veloci-
dad lineal que debe tener el actuador de acuerdo a 
un ciclo de marcha con una velocidad de 2,16 km/h.
Figura 17. Velocidad lineal de acuerdo al ciclo de marcha.
Figura 16. Brazo de palanca para los puntos de análisis 1, 2, 3 y 4.
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La velocidad máxima que debe tener el actua-
dor es 51 mm/s y se presenta en el 85% del ciclo 
de marcha correspondiente a la terminación de la 
fase de balanceo, como se muestra en la figura 17. 
El actuador para el mecanismo debe ser de 
accionamiento lineal de acuerdo al modelo de 
la articulación, debe proporcionar una fuerza 
de 671,14 N y una velocidad lineal de 51 mm/s 
como mínimo de acuerdo a los análisis realiza-
dos en las secciones anteriores.
El actuador lineal seleccionado cumple con 
los requerimientos antes mencionados, así en-
tonces las características más importantes se 
muestran en la tabla X:
Selección de las partes constitutivas
De acuerdo a la fig. 8 las partes diseñadas 
son la parte móvil y la estrucutra base sin em-
bargo para que el mecanismo sea funcional es 
indispensable seleccionar componentes  que se 
muestran a continuación.
Los componentes seleccionados son perso-
nalizados como el encaje para cada paciente, 
mientras que los acoples entre la cuenca, rodi-
lla y pie protésico son estándares y realizados en 
materiales como titanio, acero inoxidable y alu-
minio y es más facil y económico seleccionarlos. 
(ver figura 18)
402.4240.3816.2512.86Punto 4
511.9438.0919.50Punto 3
639.7640.642615.71Punto 2
671.1438.74262.86Punto 1
Fuerza (N)Brazo de palancaTorque (Nm)Angulo de flexión (°)Punto
Aleación de aluminio 6062Material constitutive
5 ACorriente máxima de consume
IP54Grado de protección
2 pulgadas / SegundoVelocidad
300 lbFuerza estática
150 lbFuerza dinámica
2 pulgadasCarrera
12/24 VVoltaje de entrada
DetalleCaracterísticas
Tabla 10. Características del motor eléctrico seleccionado.
Tabla 9. Fuerza del actuador para los puntos críticos de la marcha.
Figura 18. Partes constitutivas a) Cuenca b) Adaptador de Cuenca c) Pilón con abrazadera de tubo.
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Análisis de elementos finitos
Los componentes mecánicos en forma de vi-
gas, barras simples, etc., se pueden analizar con 
bastante facilidad por medio de métodos bási-
cos de la mecánica que proporcionan soluciones 
aproximadas. Sin embargo, los componentes 
reales rara vez son tan sencillos, y el diseñador 
se ve forzado a realizar aproximaciones menos 
eficaces mediante soluciones cercanas, experi-
mentación o métodos numéricos [11].
Los elementos tetraédricos con cuatro nodos 
en sus vértices son seleccionados para realizar 
el análisis, ya que se adpata a las geometrías del 
modelo propuesto por ser elementos para es-
tructuras sólidas. (ver figura 19)
Los materiales seleccionados y adecuados 
para el mecanismo  de acuerdo a la figura 8 se 
muestran en la tabla XI. 
Es necesario restringir los movimientos del 
mecanismo en relación a sus partes fijas como 
se muestra en la fig. 20, emulando así la pisada 
en la fase de apoyo y la reacción que se genera 
debido al peso del cuerpo de la persona.
A continuación se realiza un mallado de los 
componentes, y se usa elementos tetraédricos 
como se muestra en la figura 21. 
Para la aplicación de la fuerza 1 (fig. 22), se 
toma en consideración que la rodilla actúa bajo 
compresión, entonces se hace uso del valor del 
peso del cuerpo como la fuerza de compresión 
aplicada en el mecanismo y es 637N.
La fig. 23 muestra el momento articular que 
se genera en la rodilla durante el ciclo de marcha 
más crítico, la barra ubicada en lugar del actua-
dor (figura 24) transmite el momento articular y 
parte de la fuerza de compresión.
La distribución de esfuerzos se puede obser-
var en la figura 25a, y las deformaciones unita-
Figura 19 (izquierda). Tetraedro de 4 nodos.
Tabla 11 (derecha). Materiales para el Análisis de elementos finitos.
Figura 20. Sujeciones del mecanismo en la parte inferior.
Aleación de titanioAcople de pirámide
Acero AISI 304Pasador 3
Acero AISI 304Pasador 2
Acero AISI 304Pasador 1
Aleación de aluminio 7075 - T6Estructura base
Aleación de aluminio 7075 - T6Móvil
MaterialParte
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Figura 22 (izquierda). Fuerza de compresión de una persona.
Figura 23 (derecha). Momento articular ejercido durante el ciclo de marcha.
Figura 21. Mallado del mecanismo.
rias en la gráfica 25b y factor de seguridad en la 
figura 26 para la parte móvil y estructura base ya 
que son las piezas de diseño.
Al realizar la simulación del prototipo de ro-
dilla se determinan los esfuerzos combinados de 
Von Mises, dicha teoría es la más precisa para 
materiales dúctiles. El modelo falla cuando el 
esfuerzo supera el límite elástico del material y 
es fácilmente comprobable a través del factor de 
seguridad. El factor de seguridad debe ser por lo 
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Figura 26. Factor de seguridad a) móvil b) estructura base.
Figura 24 (izquierda). Condiciones de contorno en el mecanismo.
Figura 25 (derecha). Esfuerzos combinados (a) Deformaciones (b).
menos superior a 1.
Los valores de factor de seguridad reflejan 
cuantitativamente si el modelo puede fallar bajo 
las condiciones de contorno a las cuales fue so-
metido, en el caso en cuestión el factor de se-
guridad es alto en todo el mecanismo y puede 
traducirse así mismo que el mecanismo puede 
soportar una sobrecarga.
No se consideraron fuerzas de impacto tales 
como tropezar con la prótesis o realizar activida-
des que correspondan a un nivel de actividad fí-
sica superior tales como correr o subir escaleras.
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Figura 28. Factor de seguridad para la vista 1.
Figura 27. Distribución de esfuerzos de la parte móvil.
La figura 27 y figura 28 muestran la distribu-
ción de esfuerzos combinados y factor de seguridad 
respectivamente, en la figura 27 se identifican los 
puntos más críticos, mientras que en la figura 28 
se busca el factor de seguridad para dichos puntos.
El factor de seguridad mínimo es 9.87 ubi-
cado en la unión entre pasado y parte móvil, el 
factor de seguridad máximo para los puntos crí-
ticos es de 45 ubicado en la unión entre el pasa-
dor principal de la articulación y la parte móvil.
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En la figura 29 y figura 30 se muestra la dis-
tribución de esfuerzos y factor de seguridad 
para una vista superior de la parte móvil, en la 
figura 29 se señalan los puntos críticos, mientras 
en la figura 30 se muestra el factor de seguridad. 
En factor de seguridad mínimo es 9.87, mien-
tras que el factor de seguridad máximo para los 
puntos críticos es 1256, ubicado en la unión en-
tre pasador principal y parte móvil.
Los puntos críticos o de mayor esfuerzo se 
Figura 29. Distribución de esfuerzos de la parte móvil.
Figura 30. Factor de seguridad para la distribución de esfuerzos de la vista.
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muestran en la figura 31, mientras en la figura 
32 se muestra el factor de seguridad para tales 
puntos. El factor de seguridad mínimo será de 
5.1 mientras que el factor de seguridad máximo 
de los puntos críticos es 53.
El máximo esfuerzo se puede observar desde 
la vista posterior únicamente (Fig. 33), el factor 
de seguridad (Fig. 34) mínimo es 5.21, mientras 
que el máximo de los puntos críticos es 16.
Para determinar de un valor de esfuerzo que 
Figura 31. Distribución de esfuerzos de la estructura base vista isométrica.
Figura 32. Factor de seguridad para la vista isométrica.
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sea adecuado, se realiza gráficas de Esfuerzo vs 
número de elementos que se muestran en la fig. 
35 y fig. 36. 
Un mallado óptimo es aquel que permite ob-
tener un resultado aproximado al real en con-
junción con un rápido cálculo computacional 
[12]. Para tal fin se hace un análisis de sensibili-
dad de esfuerzos de Von Misses como se mues-
tra en la figura 35 y figura 36.
Se puede observar en la tabla XII que a partir 
Figura 33. Distribución de esfuerzos de la estructura base vista posterior.
Figura 34. Factor de seguridad de la estructura base vista posterior.
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de 26104 elementos el error porcentual es me-
nor al 5%, los datos que se usan para el análisis 
son los del mallado 7 contiene: 31626 elemen-
tos, elementos de 5,65 mm con una tolerancia de 
0,28 mm y 38400 nodos.
Conviene a menudo, en situaciones que im-
plican esfuerzos de tensión y cortante combina-
dos que actúan sobre un mismo punto, definir 
un esfuerzo efectivo que sirva para represen-
tar la combinación de esfuerzos. El enfoque de 
la energía de distorsión proporciona un buen 
medio para hacer esto en materiales dúctiles.
[8]
El factor de seguridad para materiales dúcti-
les bajo carga estática puede calcularse mediante 
la ecuación 5, Sy corresponde al límite de fluen-
Figura 36. Gráfica esfuerzo - número de elementos de la estructura base.
Figura 35. Gráfica esfuerzo - número de elementos de la parte móvil.
cia del material, mientras que σVM  corresponde 
al esfuerzo de Von Misses.
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Ecuación 5: Factor de seguridad según la teo-
ría de energía de la distorsión[8]
Prototipado
El uso de un polvo cerámico como material 
para el prototipo de prótesis nos facilita realizar 
pruebas dinámicas, y empezar a trabajar con un 
modelo físico. (ver tabla XIII)
El prototipo impreso con polvo cerámico se 
muestra en la figura 37, puesto que este prototi-
po no es lo suficiente funcional y tampoco tiene 
la resistencia necesaria, solo se usa para tener 
una mejor apreciación del diseño y realizar pe-
queños cambios para mejorar el modelo.
Se usa fresadora CNC de 4 ejes ROMI D 1250 
y una cortadora por electro hilo Chmer en la 
construcción del mecanismo en aluminio 7075, 
obteniendo los resultados que se muestran en la 
figura 38.
Los elementos constitutivos son proporcio-
nados por la fundación “Prótesis para la vida” 
ubicada en el Ecuador y son totalmente compa-
tibles con el modelo propuesto, se muestra en la 
figura 39. 
N= Sy / σ VM  
0,482,9284,3445,55316267
0,263,9983,9446,92290556
1,290,4284,1645,12275725
6,809,4885,2644,93261044
5,331,0879,8341,04237793
1,375,5375,7941,49213852
0,6711,8776,8443,92175771
76,3339,26169820
Error porcentual
(estructura base)
Error 
porcentual
(parte móvil)
Esfuerzos
combinados
(MPa)
Esfuerzos
combinados
(MPa)
Nro.
Elementos
Malla
6.3557.163Flexural Modulus
13.131.1Flexural Strenght
12.8559.450Modulus of Elasticity, Mpa
0.040.23Elongation at break, %
2.3814.2Tensile Strength
VisiJet “PXL”VisiJet “PXL”Composition
Salt Water CureColor bondInfiltrant
Tabla 12. Datos de esfuerzo.
Tabla 13. Tabla de propiedades para el tratamiento del polvo cerámico[13].
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Figura 38. Partes del mecanismo.
Figura 37. Prototipo de rodilla impreso en 3d.
Figura 39. Mecanismo con sus partes.
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Conclusiones
Las aleaciones de aluminio son el mejor ma-
terial para la construcción del prototipo por sus 
propiedades mecánicas, la aleación de aluminio 
7075 es el material que se encuentra en nuestro 
medio con las mejores condiciones de mecani-
zado y calidad.
Se ha construido un mecanismo de articula-
ción que emula los movimientos de flexo-exten-
sión en 80 grados funcionales. 
Se puede diseñar un prototipo de rodilla que 
emule el funcionamiento de la rodilla humana y 
satisfaga en gran medida, las exigencias de reali-
zar una marcha humana.
Es posible seleccionar más de un actuador de 
bajo peso y con dimensiones adecuadas, capaz 
de proporcionar la fuerza motora necesaria en 
la caminata humana.
Las herramientas CAD CAE y CAM permi-
ten realizar diseños, predecir fallas durante su 
funcionamiento y materializarlos.
Los modelos en impresiones 3d ayudan a te-
ner una percepción mejor del diseño en físico, 
para poder realizar pequeñas modificaciones.
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